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Resumen
La hidroxiapatita se ha usado como recubrimientos 
en vástagos de prótesis de cadera por muchos años. 
Sin embargo, se ha observado que estos recubrimientos 
se desprenden llevando a la pérdida de la prótesis, 
debido a que sus propiedades mecánicas no cumplen los 
requerimientos de la aplicación. Ya que el titanato de calcio 
se ha propuesto como recubrimiento para aplicaciones 
biomédicas, por la biocompatibilidad y osteoconductividad 
mostrada en ensayos in vitro, en este trabajo se midió 
el efecto de agregar titanato de calcio a recubrimientos 
de fosfatos de calcio, obtenidos mediantes magnetrón 
sputtering, en su adherencia y módulo elástico, los cuales 
se evaluaron mediante ensayo de rayado según norma 
ASTM C1624-05 y nanoindentación, de acuerdo a la norma 
ASTM E2546-07, respectivamente. La biocompatibilidad 
in vitro de los recubrimientos se evaluó mediante ensayos 
de genotoxicidad y hemólisis, según norma ASTM F748-
06. El recubrimiento de 100% fosfato de calcio (CP) estuvo 
compuesto de una mezcla de fosfato tricálico y tetracálcico, 
al cual se le adicionó titanato de calcio (TC), mediante 
modificación de un blanco de Ca10(PO4)6(OH)2-2xOx□x, 
en porcentajes de 25, 50 y 75 en volumen. Para efectos 
comparativos, también se obtuvieron recubrimientos de 
100% TC. Se encontró que la adherencia se incrementó al 
adicionar 25% de un material en el otro, y que fue máxima 
en el recubrimientos 50%-50%. Además, se encontró que los 
recubrimientos son no genotóxicos y , a lo sumo, levemente 
hemolíticos. 
Palabras clave: biomateriales; recubrimientos; titanato de 
calcio; fosfato de calcio; magnetrón sputtering, ensayo de 
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Abstract
Hydroxyapatite coatings have been used for many 
years in hip prosthesis stems. However, it has been observed 
that the coatings detaches leading to the loosening of the 
prosthesis due to their mechanical properties did not meet 
the requirements. Since calcium titanate has been proposed 
as a coating for biomedical applications due to its good in 
vitro biocompatibility and osteoconductivity, adherence 
and elastic modulus of calcium phosphate-calcium titanate 
composite coatings were assessed by means of scratch test 
(ASTM C1624-05) and nanoindentation test (ASTM E2546-
07). In vitro biomedical properties such as genotoxicity 
and hemolysis were evaluated also (ASTM F748-06). 
100% calcium phosphate (CP) coating was composed of a 
mixture of tricalcium and tetracalcium phosphate. Calcium 
titanate (CT) was added to the coatings, by modifying 
a Ca10(PO4)6(OH)2- 2xOx□x target, in 25, 50 and 75 volume 
percentages. For comparison purposes, 100% TC coatings 
were also obtained. It was found that adherence increases 
as added 25% of one material of another rising a maximum 
value in 50-50 composite coating. Besides, the coatings 
were not genotoxic and not hemolytic. 
Keywords: biomaterials; coatings; calcium titanate; calcium 
phosphate; magnetron sputtering, scratch test.
Introducción
Cuando la cadera sufre un daño que resulta de 
malformaciones, artritis o fractura, las actividades comunes 
como caminar, pueden resultar dolorosas y difíciles. 
Una de las soluciones para resolver esto es la cirugía de 
remplazo de cadera, que consiste en sustituir las partes 
enfermas o lesionadas de la articulación por una prótesis 
que la sustituye o la complementa.
Las aleaciones de las que están elaborados los 
vástagos de las prótesis de cadera son materiales en general 
bioinertes, por lo que no alcanzan una plena adherencia 
con el tejido óseo circundante, llegando a desprenderse 
en algún momento. Una forma de mejorar su adherencia 
es la aplicación de recubrimientos osteoconductivos 
(Huracek et al., 1994; Andersen et al., 2015), compuestos, 
principalmente, de hidroxiapatita (Chandran et al., 
2010; Goyenvallea et al., 2006). La superioridad de estos 
recubrimientos se ha observado a edades tempranas del 
implante, donde la formación de tejido óseo es mucho 
mayor que en vástagos sin recubrimiento. Sin embargo, 
estos recubrimientos presentan algunos inconvenientes, 
ya que se desprenden o desgastan (Porter et al., 2004), 
disminuyendo la cantidad de hueso adherido al implante, 
llevando a pérdida de adherencia a largo plazo. Por tanto, 
el tiempo de vida de próstesis recubiertas iguala, pero no 
supera al de las prótesis cementadas, cuya duración está 
entre 12 y 16 años (Chandran et al., 2010).
Ya que las prótesis recubiertas de hidroxiapatita han 
mostrado buenos resultados clínicos y con el fin de extender 
la vida útil de estos recubrimientos en el dispositivo, se han 
llevado a cabo muchos estudios. En estos se han variado los 
métodos de obtención (Hong et al., 2007; Bao et al., 2005), 
se han evaluado diferentes sustratos (Dinda et al., 2009; Liu 
et al., 2002) y diferentes capas semilla (Nelea, et al., 2000; 
Zhen-jun, et al., 2006). La hidroxiapatita se ha combinado 
con diferentes materiales (Silva et al., 2001; Harle et al., 2006) 
y se han producido recubrimientos en forma de multicapas 
(Ozeki0 et al., 2007). Todos con resultados prometedores, 
pero aún sin aplicación en prótesis comerciales.
En las primeras etapas de la nucleación de apatita 
en aleaciones de titanio se ha observado la formación de 
una capa amorfa de titanato de calcio (TC) (Webster et al., 
2003). Por lo que este material ha ganado atención para 
ser usado como recubrimiento en aleaciones biomédicas 
para la activación de la osteogénesis (Ohtsu  et al., 2008). 
Algunos estudios realizados han demostrado que los 
recubrimientos de TC son biocompatibles ( Park et al., 
2011), protegen contra la corrosión (Tang  et al., 2013), son 
adherentes (Stanishevsky et al., 2007) y osteoconductivos 
(Wiff et al., 2007).
Por otro lado, entre los fosfatos de calcio, el fosfato 
tricálcico (TCP- Ca3(PO4)2) y el fosfato tetracálcico (TTCP- 
Ca4(PO4)2O)) presentan buena osteoconductividad y una 
solubilidad media si se comparan con la hidroxiapatita 
(HA) (Ozeki et al., 2007). El TCP ha sido empleado como 
componente de cementos óseos (Grandia et al., 2011). 
El TTCP mezclado con un material más estable puede 
formar un material de estructura porosa que, a largo plazo, 
incremente la osteoconductividad del material compuesto. 
Por tanto, el objetivo de este trabajo es llevar a cabo 
la evaluación de adherencia y biocompatibilidad de 
recubrimientos compuestos de TCP, TTCP y TC crecidos 
sobre sustratos de acero AISI 304 previa deposición de una 
capa semilla de titanio, utilizando la técnica de magnetrón 
sputtering, para ser aplicados sobre vástagos de prótesis de 
cadera.
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Detalles Experimentales
Obtención de los Recubrimientos
Los recubrimientos de fosfato de calcio (CP) – 
titanato de calcio (TC) se obtuvieron  a partir de blancos de 
hidroxiapatita (HA) y de titanato de calcio (TC) mediante 
R. F. magnetrón sputtering, como se explicó en otro artículo 
(Esguerra  et al., 2016). La proporción de materiales en 
los blancos fue 100%HA-0%TC, 75%HA-25%TC, 50%HA-
50%TC, 25%HA-75%TC y 0%HA- 100%TC en volumen, 
obteniéndose los respectivos recubrimientos 100%CP-
0%TC, 75%CP25%TC, 50%CP-50%TC, 25%CP-75%TC y 
0%CP- 100%TC. La Tabla 1 muestra la codificación de los 
recubrimientos y su composición. Como puede verse, el 
recubrimiento 100CP-0TC consta de una mezcla de β-TCP y 
TTCP deficiente de oxígeno (Ca4(PO4)2Ox); el recubrimiento 
0CP-100TC consta de 100% titanato de calcio; y los 
recubrimientos de mezcla constan de β-TCP, Ca4(PO4)2Ox y 
TC, en sus respectivas proporciones. 
Tabla 1. Codificación y composición de los recubrimientos         
(% en volumen)
Codificación         
de los                   
Recubrimientos
Componentes de los Recubrimientos
100CP-0TC 100% (2Ca3(PO4)2+4Ca4(PO4)2Ox)
75CP-25TC 75% (2Ca3(PO4)2+4Ca4(PO4)2Ox) - 25% TC
50CP-50 TC 50% (2Ca3(PO4)2+4Ca4(PO4)2Ox) - 50% TC
25CP-75 TC 25% (2Ca3(PO4)2+4Ca4(PO4)2Ox) - 75% TC
0CP-100 TC                                                              100% TC
Fuente: los autores.
Adherencia
La adhesión se evaluó con un ensayo de rayado 
siguiendo la norma ASTM C1624-05, en un equipo Scratch 
Test Microtest MTR2, aplicando una carga creciente de 
0 a 40 N en una longitud de huella de 2.6 mm. Por otro 
lado, para correlacionar con la adherencia, se llevó a cabo 
la evaluación del módulo elástico de los recubrimientos 
mediante nanoindentación en un nanoindentador Hysitron 
Ubil siguiendo la norma ASTM E2546-07, a una profundidad 
menor al 10% del espesor total del recubrimiento. Además, 
con el fin de conocer la interfaz recubrimiento-sustrato, se 
llevó a cabo un estudio de perfil de profundidad mediante 
XPS del recubrimiento 100CP-0TC, en un equipo SAGE 
HR100 (SPECS) con fuente monocromática (Al Kα 1486.6 
eV), midiendo perfiles composicionales en profundidad y 
espectros de alta resolución.
Genotoxicidad
Para las pruebas de genotoxicidad se utilizaron 
osteoblastos humanos crio-preservados NHOst-Osteoblast 
OGM (Lonza Group), cuya densidad de sembrado 
recomendada es de 5000 células/cm2 (de acuerdo al 
protocolo de Lonza). Para su cultivo se utilizó medio basal 
para células osteoblásticas con suplementos de crecimiento 
celular, tales como suero fetal bovino, ácido ascórbico 
y sulfato de gentamicina, BulleKit®. El cultivo celular 
se llevó a cabo en recipientes para cultivo de 25 y 75cm2 
(Corning®), en una incubadora humidificada a 37 °C y 5% 
CO2, por 8 semanas, renovando el medio de cultivó cada 
3-4 días. 
Para la prueba, además de las muestras de estudio, 
se empleó titanio como control negativo (por triplicado), 
por su ampliamente referenciada biocompatibilidad (Mc 
Entire, et al., 2015) y 4NQO, como control positivo, la cual 
es una solución estándar que provee el kit.
Para poner en contacto las células con las muestras 
de estudio, estas fueron esterilizadas, así como las tres 
muestras de titanio. Estas se ubicaron en pozos de cultivo 
y luego se añadieron 55000 células a cada pozo con medio 
de cultivo (1.0 mL en volumen total por pozo). Se siguió 
el mismo procedimiento del cultivo celular por 16 días, 
haciendo cambio de medio cada 4 días.
La evaluación de la genotoxicidad se realizó haciendo 
uso del kit SOS-Chromo Test®. La prueba empleó una 
cepa PQ37 mutante de E-coli que se colocó en contacto con 
el medio de cultivo que estuvo a su vez en contacto con 
los materiales de prueba y los osteoblastos. Si el material 
se disuelve o forma productos de corrosión que sean 
genotóxicos, esto se ve reflejado en las bacterias, así, como 
una cantidad masiva de daños en el ADN se disparan 
como respuesta, pues son mecanismos de emergencia, que 
se caracterizan por tener niveles superiores de proteínas 
implicadas en reparación y recombinación del ADN. Si la 
cantidad de lesiones que hay en la E-coli es muy superior a 
lo normal, se induce la respuesta SOS (es decir, la inducción 
de los genes SOS que están implicados en la reparación del 
ADN). A nivel molecular la respuesta SOS consiste en la 
inducción de la expresión de una serie de genes, la mayor 
parte de ellos implicados en reparación de daños en el ADN. 
Esta respuesta se relaciona con el gen β-gal responsable 
de la producción de la enzima β-galactosidasa. Por tanto, 
el grado en que la célula está tratando de reparar el daño 
del ADN usando el complejo de genes ya mencionado, 
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está directamente ligado a la cantidad producida de 
β-galactosidasa, que se mide por medio de una reacción de 
esta enzima con un cromógeno azul.
La actividad genotóxica se midió graficando la 
absorbancia (medida en un lector de Elisa a 615 nm) 
en función del orden de la dilución. La pendiente de la 
porción lineal de esta gráfica es el potencial del material 
para inducir daño en el ADN (o SOSIP del inglés SOS 
induction potential). SOSIP con valores cercanos a cero 
indican materiales no genotóxicos.
Hemólisis
La prueba de hemólisis busca medir la destrucción 
de eritrocitos que resulta en la liberación de hemoglobina 
hacia el plasma, y se llevó a cabo siguiendo la norma 
ASTM F756-08. Para ello se obtuvo sangre humana de tres 
personas sanas no fumadoras. Como control negativo se 
utilizó polietileno (PE) y como control positivo acero D3. 
Una mezcla preparada apropiadamente con esta sangre se 
puso en contacto con las muestras de estudio y se determinó 
un % de hemólisis. Para un valor menor a 2 se dice que 
el material es no hemolítico, entre 2 y 5 es parcialmente 
hemolítico, y mayor a 5 es hemolítico. 
Resultados y Discusión
Adherencia
Durante el paso del indentador con carga creciente 
a lo largo del recubrimiento se obtuvieron los datos de 
desplazamiento, carga tangencial, carga normal y de 
coeficiente de fricción (o de dragado). La Figura 1 muestra 
las curvas correspondientes al coeficiente de dragado en 
función de la carga normal. Después del ensayo las huellas 
de rayado se inspeccionaron mediante microscopía óptica, 
y los modos de falla encontrados se correlacionaron con las 
curvas coeficiente de dragado – carga normal. La identificación 
de las cargas cohesiva y adhesiva se hizo a partir de esta 
correlación.
Los modos de falla de los recubrimientos se 
muestran esquemáticamente en la Figura 2. Todos 
los recubrimientos exhibieron grietas semicirculares 
transversales, astillamiento y desprendimiento (Holmberg 
et al., 2003). Las grietas semicirculares transversales están 
relacionadas con el fallo cohesivo, por lo que la carga a 
la que empiezan a aparecer se denomina carga cohesiva 
y se designa LC1. El astillamiento sin desprendimiento del 
material se ilustra con los rombos grises y es también un 
fallo cohesivo, ya que el recubrimiento se astilla, pero no 
se desprende por completo del sustrato. El astillamiento 
con desprendimiento de recubrimiento, ilustrado con los 
rombos negros, se relaciona con el fallo adhesivo entre el 
recubrimiento y el sustrato. La carga a la que este sucede 
se denomina LC2. 
Figura 1. Coeficiente de dragado en función 
de la carga normal en el ensayo de rayado                                             
Fuente: los autores.
Figura 2. Esquema de los modos de falla de los 
recubrimientos sometidos al ensayo de rayado                                                        
Fuente: los autores.
Astillamiento
del recubrimiento
Lc2Lc1
Grietas semicirculares
transversales
Desprendimiento del
recubrimiento
Sustrato Desnudo
La Figura 3 muestra el perfil de composición del 
recubrimiento 100CP-0TC obtenido mediante XPS, donde 
se observa un gradiente composicional entre la capa semilla 
y el recubrimiento. Esta interfaz está compuesta de una 
mezcla de Ti, O, P y Ca, que se hace más rica en Ti a medida 
que se acerca a la capa semilla. La presencia de esta interfaz 
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favorece el anclaje entre ambos materiales, mejorando la 
adherencia. La formación de esta interfaz se ve favorecida 
por la temperatura de deposición, que permite la difusión 
de átomos de P y Ca en el Ti-O de la capa semilla.
Figura 3. Perfil de composición 
del recubrimiento 100CP-0TC                                                                   
Fuente: los autores.
La Figura 4 muestra el comportamiento de la carga 
adhesiva de los recubrimientos con la adición de TC. Al 
igual que en el caso de la carga cohesiva, los recubrimientos 
100CP-0TC y 0CP-100TC presentan valores similares de 
adherencia, alrededor de 10N. Pese a que los valores de 
adherencia obtenidos mediante ensayo de rayado son muy 
variables y dependen de factores extrínsecos tales como la 
velocidad de carga aplicada, la velocidad de rayado, el radio 
del indentador, el desgaste del indentador; y de factores 
intrínsecos, como las propiedades del sustrato (dureza, 
módulo elástico), las propiedades del recubrimiento 
(espesor, dureza, módulo elástico, esfuerzos residuales, 
rugosidad superficial) y el coeficiente de fricción (Bull et 
al., 2006), se hizo una comparación de los valores obtenidos 
para los recubrimientos 100-0 con la literatura: se encontró 
que la adherencia del recubrimiento 100CP-0TC es superior 
al reportado por Candidato Jr., et al (2015) de 3,3 N para 
recubrimientos de fosfatos de calcio de alrededor de 
60 µm de espesor, obtenidos mediante plasma spray; y 
superior también al valor reportado por Surmeneva et 
al (2015) de 5.85 N para un recubrimiento de HA de 690 
nm de espesor depositado por R. F. magnetrón sputtering. 
Hasta este momento, y hasta donde los autores pudieron 
encontrar, no hay referencias de ensayo de rayado sobre 
recubrimientos de titanato de calcio, excepto uno reportado 
por Stanishevsky et al (2007) pero usando cargas por debajo 
de 1N, por lo que no es comparable. 
Con respecto a los recubrimientos de mezcla, se 
observa que hay un incremento de la adherencia a medida 
que se adiciona un material en el otro. Al adicionar 
25% de CP al recubrimiento de TC, la carga adhesiva se 
incrementa a un valor de 16.4 N. Al adicionar 25 y 50% de 
TC al recubrimiento de CP, la carga adhesiva se incrementa 
a valores de 23.1 y 31.2 N, respectivamente. Un resultado 
similar fue encontrado por K. De-Jung et al (2012) que al 
adicionar ZrO2 a hidroxiapatita en proporciones 75HA-
25ZrO2 y 50HA-50ZrO2, obtuvieron cargas de adherencia 
de 17.5 y 30 N, lo cual atribuyen a esfuerzos residuales 
bajos a medida que se incrementa el contenido de ZrO2 
entre el recubrimiento y el sustrato.
Figura 4. Carga adhesiva de los recubrimientos CP-TC 
Fuente: los autores.
En la Figura 5 se hace una correlación de LC1 con el 
módulo elástico de los recubrimientos; se da una mayor 
carga cohesiva a medida que se incrementa el módulo 
elástico de los recubrimientos. Esto es coherente con la 
literatura (Núñez et al., 2012), ya que el módulo elástico es 
una medida de las fuerzas cohesivas dentro de un material: 
entre más altas son estas fuerzas cohesivas, más carga 
se debe aplicar para que aparezca la primera grieta del 
material.
Genotoxicidad
La Figura 6 muestra la genotoxicidad de los 
recubrimientos CP-TC, del acero AISI 304 y de los controles 
positivo (4NQO, como menciona el protocolo) y negativo 
(Ti grado 2). La literatura reporta que el titanio es no 
genotóxico (Velasco-Ortega, et al., 2010) y que el AISI 
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304 y 316L tienen cierta tendencia a ser genotóxicos in 
vivo a largo plazo (Martín-Cameána, et al., 2015). El valor 
máximo de genotoxicidad mostrado en la gráfica es menor 
que los mostrados por Kubásek et al (2016), lo que indica, 
siguiendo su razonamiento, que ninguno de los materiales 
en estudio induce daño significativo al ADN, es decir, no 
son genotóxicos en condiciones in vitro. El resultado del 
recubrimiento 100CP-0TC está también en concordancia 
con la comunidad científica, que reporta que estos fosfatos 
de calcio son no genotóxicos in vitro (Quan, et al., 2013). Del 
recubrimiento 0CP-100TC no hay reportes, hasta donde 
bien saben los autores de esta caracterización.
Figura 5. Relación entre carga cohesiva de 
los recubrimientos y su módulo elástico                                                                     
             Fuente: los autores.
es no-hemolítico, de hecho presenta un índice hemolítico 
menor que los recubrimientos. En los recubrimientos se 
ve que a medida que se agrega titanato de calcio, estos 
se hacen menos hemolíticos, siendo el recubrimiento 
100CP-0TC levemente hemolítico y el recubrimiento 0CP-
100TC no-hemolítico. Esto se puede explicar por la mayor 
solubilidad de los fosfatos de calcio con respecto al titanato 
de calcio (Ozeki, et al., 2007).
Figura 6. Genotoxicidad para cada material expresada como SOS   
Fuente: los autores.
Conclusiones
Se llevó a cabo exitosamente la evaluación de 
adherencia, genotoxicidad y hemólisis in vitro de 
recubrimientos de fosfato de calcio – titanato de calcio, 
obtenidos mediante magnetrón sputtering.
Cuando se adiciona un material a otro para formar un 
compuesto, como en este caso, pero uno de los dos presenta 
genotoxicidad, se observa que la genotoxicidad del 
compuesto tiende a aumentar al incrementar la proporción 
de material genotóxico (Quan et al., 2013), sin embargo, 
aquí el valor de genotoxicidad se mantiene casi constante 
y de valor semejante al de 100CP y 100TC, ya que ambos 
son no genotóxicos (in vitro) y con valores de genotoxicidad 
similares.
Hemólisis
La Figura 7 muestra el índice hemolítico de los 
recubrimientos, el sustrato, el control negativo (polietileno, 
PE) y del control positivo (acero D3) después del ensayo 
de hemólisis. El control negativo presentó un índice 
hemolítico de 1.75 y el control positivo un valor de 5.79, 
lo que significa que el PE es no-hemolítico y el acero D3 es 
hemolítico, como se esperaba. El acero inoxidable AISI 304 
Figura 7. Índice hemolítico para cada material 
Fuente: los autores.
Informador Técnico (Colombia) 80(1) enero - junio 2016: 32-40
38
Con respecto a los modos de falla en la evaluación de 
adherencia mediante ensayo de rayado, se encontró que 
todos los recubrimientos exhibien grietas semicirculares 
transversales, astillamiento y desprendimiento. Se corroboró 
que a mayor módulo elástico de los recubrimientos se 
obtiene mayor carga cohesiva de los mismos. 
El valor de adherencia del recubrimiento 100CP-
0TC es superior al reportado por otros autores para 
recubrimientos de fosfatos de calcio. El valor de adherencia 
del recubrimiento 0CP-100TC fue aproximadamente de 10N. 
Con respecto a los recubrimientos de mezcla se encontró 
que la adherencia incrementa al adicionar un material en el 
otro y es máxima en el recubrimiento 50CP-50TC. Además, 
todos los recubrimientos mostraron ser no genotóxicos y, 
a lo sumo, parcialmente hemolíticos in vitro. Por tanto, se 
recomienda su evaluación de biocompatibilidad in vivo, 
para ser usados como recubrimientos para vástagos de 
prótesis de cadera. 
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